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1 INTRODUZIONE 
 
Per il trattamento dei tumori una delle tecniche più utilizzata è la radioterapia. Il 
risultato terapeutico di questa tecnica di trattamento è condizionato dalla possibilità di 
uccidere le cellule tumorali risparmiando il più possibile i tessuti sani. Il volume 
tumorale viene contornato nel volume clinico (Clinical Target Volume: CTV) definito 
tenendo conto delle varie incertezze, come descritto nei documenti ICRU 50 e il suo 
supplemento ICRU 62. In questi documenti (referenza ICRU 50 e 62) viene introdotto 
anche il concetto di planning target volume (PTV), che tiene conto, oltre che il volume 
clinico anche delle incertezze della sua contornazione, dovuta alle incertezze nella 
forma e movimento degli organi, della geometria del fascio e degli errori di 
posizionamento del paziente durante il trattamento. La radioterapia a fasci esterni è la 
forma di radioterapia maggiormente utilizzata, soprattutto quella che utilizza fasci di 
fotoni, tipicamente di 6 MV, utilizzati nelle tecniche IMRT e VMAT. Per poter erogare 
una dose appropriata in un volume il più preciso possibile, ha portato ad uno sviluppo 
sempre più conformazionale del trattamento radioterapeutico. Nell’articolo di review 
sullo sviluppo delle tecnologie di erogazione in questo campo (Palma, 2010), viene 
descritto l’excursus tecnologico di queste tecniche di erogazione. In poche decadi si è 
passato dalla radioterapia bidimensionale degli anni ’80, alle tecniche di erogazione ad 
arco, come la tomoterapia e la Volumetric Modulated Arc Therapy (VMAT) dei giorni 
d’oggi, passando per la 3D conformazionale (3D-CRT) e la Intensity Modulated 
radiotherapy (IMRT). La tecnica IMRT ha permesso di ottenere una dose escalation, 
erogando dosi sempre maggiori al target tumorale, naturalmente, mantenendo 
accettabile la dose agli organi critici, rispetto alla 3D-CRT. Per quanto riguarda le 
terapie ad arco, invece, si possono dividere in 2 principali gruppi: tomoterapia e VMAT.  
La tomoterapia fu introdotta nel 1993 ed è analoga alla tecnica di imaging CT, in 
quanto per irraggiare il paziente viene utilizzato un fascio stretto di un certo spessore 
(axial tomotherapy) oppure effettuando una traiettoria a spirale (helical tomotherapy) 
mentre il lettino, su cui viene posizionato il paziente, si muove lungo la macchina. La 
tecnica volumetrica ad arco (VMAT) invece, introdotta nel 2007, irraggia in una 
rotazione di 360 gradi del gantry tutto il volume tumorale durante il trattamento, 
utilizzando un acceleratore lineare standard. Con la VMAT, mentre si irraggia il 
paziente il gantry ruota e si possono cambiare 3 parametri del fascio durante la 
rotazione: il dose rate, la forma del fascio e la velocità di rotazione. 
Queste nuove ed avanzate tecniche di trattamento (IMRT, VMAT e Tomotherapy) 
permettono di avere distribuzioni di dose altamente modulate con forti gradienti di 
dose in prossimità delle strutture bersaglio. Questo ha permesso di puntare ad una 
dose escalation al tumore, al fine di ottenere un maggior controllo locale della 
malattia, mantenendo al contempo a livelli accettabili le complicazioni dei tessuti sani 
circostanti. In generale, ci sono vari aspetti da considerare nella pianificazione ed 
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erogazione di un trattamento radioterapeutico a fasci esterni. Questa procedura può 
essere suddivisa in alcuni principali step: bisogna avere dei protocolli ben documenti 
della procedura e del workflow, verifiche del setup del paziente e sulla dose da 
erogare. La documentazione e il workflow è fortemente dipendente dalle 
caratteristiche del centro di terapia. La dose erogata può differire da quella pianificata 
nel caso in cui l’acceleratore non è caratterizzato e modellizzato in modo corretto nel 
Treatment Planning System (TPS) , oppure durante il processo di trasferimento dei dati 
dosimetrici, specialmente nei casi in cui c’è una trasformazione da dati cartacei in dati 
digitali. Quindi indipendentemente, dalla grandezza del centro di trattamento, devono 
essere sempre fatti dei controlli di qualità del sistema; inoltre diventa sempre più 
necessario effettuare delle verifiche personalizzate, soprattutto per quei pazienti con 
piani complessi (van Elmpt, 2008). Le tecniche ad intensità modulata in virtù della loro 
maggiore complessità intrinseca riconducibile ad una peculiare distribuzione di dose 
generata che spesso porta ad una inevitabile disomogeneità di dose nel target, 
richiedono l’applicazione di precisi protocolli di assicurazione di qualità pre-
trattamento sul singolo paziente al fine di verificare che l’accordo tra distribuzione di 
dose calcolata dal sistema di planning e quella effettivamente erogata dalla macchina 
di trattamento rimanga entro limiti di tolleranza stabiliti. 
Per quanto riguarda gli errori di setup invece, possono essere divisi principalmente in 3 
gruppi (Stroom, 2002), (Hurkmans, 2001), incertezze geometriche che possono 
impedire la corretta erogazione della dose pianificata:  
 non corretto posizionamento del paziente,  
 deformazione e movimento degli organi 
  errori legati alla macchina.  
Con le tecniche di radioterapia moderna, gli errori legati alla macchina, come per 
esempio le dimensioni dei campi e gli angoli del gantry, sono generalmente considerati 
trascurabili rispetto ai primi due tipi di errori geometrici. Gli errori di setup possono 
essere divisi in due categorie principali: errori casuali (random) o inter-frazione, che 
sono le deviazioni tra differenti frazioni durante i trattamenti, e, gli errori sistematici 
che sono le deviazioni tra la posizione del paziente pianificata e la media della 
posizione del paziente considerando un certo numero di frazioni. Quindi se 
consideriamo il trattamento di un paziente, composto da varie frazioni, lo scostamento 
del valore medio della posizione del paziente per le varie frazioni considerate dalla 
posizione pianificata viene definito errore sistematico, l’errore tra le varie frazioni, 
invece, viene definito errore random. Ci sono varie sorgenti di questa tipologia di 
errori, come per esempio dovuto a qualcosa di meccanico (disallineamento dei laser), 
dovuto al fissaggio (mobilità del paziente) o legato al paziente (variazione dei marker 
sulla pelle del paziente); l’accuratezza con cui i tecnici posizionano il paziente sul 
lettino del trattamento, rimane comunque, il fattore predominante sulla presenza di 
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questa tipologia di errore. Per quanto riguarda l’errore dovuto al movimento o 
deformazione degli organi, che viene chiamato anche errore intra-frazione, in quanto è 
la deviazione dalla posizione pianificata dentro la singola frazione, in generale vengono 
trascurati per la maggior parte dei pazienti e siti di trattamento, ad eccezione di alcuni 
casi, come per esempio il polmone. L’incertezza geometrica dovuta alla presenza di 
questi errori viene tenuto in conto nel momento in cui vengono definiti i volumi da 
irraggiare, ma descritto nel documento ICRU-50 e il suo supplemento ICRU-62 e inoltre 
per un’applicazione in sicurezza della radioterapia conformazionale un’accuratezza 
geometrica alta è un prerequisito fondamentale (Van Herk, 2004). 
I controlli di qualità prima e durante il trattamento del paziente devono garantire 
un’accuratezza alta nell’erogazione della dose, affinché venga garantito un adeguato 
controllo sul tumore riducendo le complicazioni sui tessuti sani.  
Come già detto ci sono vari step, come schematizzato in Figura 1, durante la catena dei 
processi che porta all’erogazione della dose dovuta in una seduta di trattamento ad un 
paziente, ed ognuno di questi step può introdurre un’incertezza. Risulta necessario, 
per specifici gruppi di pazienti o in caso di erogazione di un piano di trattamento non 
usuale, introdurre un ulteriore controllo durante il trattamento utilizzando la 
dosimetria in vivo. Le misure di dosimetria in vivo possono essere divisi in tre categorie 
(E.B. Podgorsak, 2005): 
 Misure di dose in entrata per controllare l’output e il rendimento del 
sistema di erogazione e l’accuratezza del posizionamento del paziente. 
 Misure di dose in uscita, che offre, in più, di controllare l’algoritmo di 
calcolo e di determinare la distribuzione di fluenza, la variazione della 
densità o del volume delle strutture da irraggiare per la procedura di 
calcolo della dose. 
  A volte è possibile determinare la dose intra-cavità, in zone del corpo 
che ti offrono questa possibilità, come per esempio nella cavità orale, 
esofago, retto, ecc. 
 
La dosimetria in vivo non serve solo per controllare se la dose è stata erogata nel modo 
giusto nei volumi che vengono trattati, ma anche per controllare se gli organi a rischio 
hanno ricevuto una dose nei limiti. 
Una combinazione tra la dose in entrata e quella in uscita è il modo più accurato 
nell’ottenere informazioni sulla dose erogata. 
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Figura 1 Schematizzazione generale dei vari step nel processo di trattamento 
radioterapeutico di un paziente. 
 
Per effettuare misure di dose in vivo possono essere usati diversi rivelatori, come per 
esempio pellicole, dosimetri a termoluminescenza (TLD), dosimetri a gel, camere a 
ionizzazione, ma in ambito clinico sta diventando sempre più predominante l’uso dei 
portali digitali basati su un array bidimensionale di silicio amorfo (Electronic Portal 
Imaging Device: EPID).  
Questi rivelatori furono introdotti per sostituire i film radiografici per la verifica del 
posizionamento del paziente sul lettino del trattamento, in quanto hanno una 
risoluzione spaziale e di contrasto migliore rispetto alle lastre. Infatti essi vengono 
utilizzati principalmente per i seguenti motivi (E.B. Podgorsak, 2005) : 
 Per verificare posizionamento del campo, caratterizzato dalla 
presenza dell’isocentro o di un altro punto di riferimento relativo ad 
una struttura anatomica durante il trattamento. 
 Per verificare che l’apertura del campo, compiuto utilizzando i 
collimatori o le MLC, sia effettuata e registrata nel modo opportuno. 
L’EPID risulta essere un tool di tecnologia digitale avanzata che migliora la 
localizzazione del target e mantiene un’efficienza clinica alta, inoltre possono avere un 
uso molto versatile (visto la moltitudine di tecniche di irraggiamento) nel collezionare e 
processare una grande quantità di dati (Herman, 2005). Quindi questo rivelatore offre 
la possibilità di acquisire molte immagini senza la necessità di entrare nel treatment 
room per riposizionarlo. Inoltre, essendo immagini digitali, è possibile confrontare la 
distribuzione di dose pianificata con quella erogata direttamente sulle immagini EPID. I 
portali digitali maggiormente usati nella clinica sono quelli basati sul silicio amorfo, in 
7 
 
quanto risultano degli ottimi rivelatori dosimetrici, visto le loro caratteristiche (Greer, 
2003). Nella Figura 2 viene rappresentata lo schema della struttura generale del 
portale e il percorso effettuato dai fotoni del fascio (in uscita dalla testa 
dell’acceleratore) che incidono sull’EPID. 
In Figura 2 è rappresentato la struttura del portale. Consideriamo un fotone del fascio 
in uscita dall’acceleratore: nel momento in cui interagisce con il substrato di rame, per 
effetto Compton viene trasformato in un fotone X, producendo alcuni elettroni. I 
fotoni X vengono trasformati in fotoni visibili interagendo con il substrato di fosforo, e 
infine si ha produzione di coppie elettrone-lacuna nel fotodiodo, ossia il substrato di 
silicio amorfo. 
 
 
 
L’array bidimensionale di silicio amorfo e il Thin Film Transistor (TFT), posizionati nello 
stesso substrato, sono il cuore del rivelatore. La carica prodotta viene registrata nel 
diodo (come dentro un condensatore) e viene letto come segnale in corrente (il TFT è 
lo switch per il pixel considerato). Il segnale di ogni pixel viene trasmessa all’unità IAS 
(Image Acquisition System) per produrre, quindi, l’immagine (Bertholet, 2013). 
Con lo sviluppo tecnologico delle modalità di trattamento radioterapeutico a fasci 
esterni diventa sempre più necessaria un’accurata verifica dell’erogazione di dose, ai 
pazienti che diventa sempre più conformata al volume da trattare. In questo lavoro di 
tesi, sono stati analizzati principalmente trattamenti effettuati con la tecnica VMAT. 
Riguardo questa tecnica, l’uso dell’EPID risulta vantaggioso in quanto, le immagini 
registrate con il suddetto pannello permettono di osservare  artefatti in modalità beam 
on, beam off e cambiamenti nel passaggio discreto dei livelli di dose rate utilizzati 
durante il trattamento. Siccome il cambiamento di dose rate sono comuni nella tecnica 
VMAT e non sono sincronizzati con l’acquisizione delle immagini, è possibile 
Figura 2 Schematizzazione della struttura dell'EPID 
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determinare la frazione di trasmissione per ogni singola frazione tra campi aperti e 
archi di trattamento (Mans, 2010).  
Nel campo della dosimetria in vivo, è stato sicuramente un passo molto importante 
l’implementazione del software commerciale Dosimetry Check ideato dal fisico medico 
americano Dr. W.D. Renner, il quale aveva come obiettivo, quello di realizzare un 
sistema ideale per i controlli di qualità (Quality Assurance: QA) in radioterapia che 
fosse in grado di rivelare un potenziale errore in maniera il più possibile automatica. 
Dopo aver ideato un sistema per ricostruire la distribuzione di dose 3D al paziente 
successivamente al trattamento radioterapeutico, fondò la società Math Resolution 
LLD per realizzare il sistema Dosimetry Check (DC). Questo sistema software può 
essere usato per verifiche dosimetriche 3D di trattamenti IMRT e VMAT mediante 
misure basate su EPID o matrici di rivelatori a camere a ionizzazione ( per esempio 
PTW 2D-Array Seven29) o diodi. L’algoritmo pencil beam implementato in Dosimetry 
Check è in grado di calcolare la dose partendo dalla fluenza dei fotoni misurati e 
calcolati direttamente sull’insieme delle immagini TC del paziente. Tale dose calcolata 
può essere confrontata con la dose calcolata dal sistema per piani di trattamento 
(Treatment Planning System: TPS) in dotazione. I principali punti di forza del software 
sono: 
 Verifica della dose calcolata/misurata direttamente sulle 
immagini TC 
 Calcolo della dose assoluta 
 Compatibile con tutti gli attuali TPS 
 Funzionamento mediante EPID Varian, Siemens ed Elekta 
oppure matrici di camere a ionizzazione o diodi 
 Analisi in termini di Dose Volume Histograms (DVH) e Gamma 
Volume Histograms (GVH) 
 Calcolo delle Unità Monitor (MU) 
 Controlli di qualità per le lamelle del collimatore (MLC QA) 
La principale novità di questo software consiste nel modellizzare la sorgente di fotoni. 
In un sistema per piani di trattamento, l’intensità dei sottili fasci che attraversano il 
paziente, durante il trattamento, viene calcolata utilizzando un modello di sorgente 
(source model), con complessità dipendente dal TPS usato. Questo modello tiene 
conto di tutti i principali componenti di collimazione che il fascio incontra nel suo 
percorso (filtro di flattening, collimatori, MLC, ecc) per poter determinare l’intensità 
finale di ciascun fascio stretto (beamlet) che investe il paziente. Il software Dosimetry 
Check, invece, utilizza un measured source model. La misura effettuata con il rivelatore 
utilizzato (EPID, diodi, ecc) contiene dentro l’intensità di ciascun beamlet tenendo 
conto di tutti gli effetti degli ostacoli che incontra nel suo percorso. Questa 
informazione viene contenuta nel valore di grigio dei vari pixel che compongono 
9 
 
l’immagine ed è, quindi, necessario trasformare questa informazione in valori di dose, 
per poter essere confrontata con la dose calcolata dal TPS. Ciascun pixel dell’immagine 
viene mappato al valore di unità monitor che avrebbe prodotto lo stesso valore di 
grigio al centro di un campo di 10 x 10 cm2 (lo stesso campo di riferimento utilizzato 
per la taratura dell’acceleratore) e nell’immagine convertita il segnale di ogni pixel 
convertito viene espresso in unità monitor relative (Relative Monitor Units: RMU). I 
pixel nell’immagine RMU sono usate come “pesi” da associare ad ogni beamlet del 
fascio erogato. Durante il processo di conversione viene tenuto in conto anche il fatto 
che il pannello EPID, utilizzato per l’acquisizione delle immagini, può generare 
radiazione diffusa/retro-diffusa che non può essere trascurata. Infatti il sistema 
Dosimetry Check tiene in considerazione questo processo applicando un kernel di 
deconvoluzione alle immagini; questa fase della conversione delle immagini verrà 
spiegata in maniera esaustiva nel prossimo capitolo della tesi.  
Dunque, partendo da una misura, invece che da un modello, Dosimetry Check 
consente di verificare la dose e la sua distribuzione che il paziente riceve (TEMA 
Sinergie S.p.A., 2015) . 
Questo lavoro di tesi consiste principalmente nei seguenti step: 
 Caratterizzazione del rivelatore in dotazione (EPID aS500-II) 
 Commissioning del software Dosimetry Check  e successive misure su fantoccio 
per analizzare il suo comportamento in condizioni standard 
 Analisi pazienti trattati in diversi distretti (testa-collo e addome) 
Nei capitoli che seguono vengono descritte le modalità con cui sono state effettuate le 
suddette misure e i risultati ottenuti. 
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2. MATERIALI E METODI 
Le misure di questo lavoro di tesi sono state effettuate presso l’acceleratore lineare 
Varian DHX 2100 CLINAC in uso all’ospedale “Santa Chiara” a Pisa. In particolare è stato 
utilizzato il fascio di fotoni con potenziale nominale di 6 MV. L’acceleratore ha in 
dotazione un rivelatore al silicio amorfo, EPID (Eletronic Portal Imaging Device) 
modello aS500-II. Lo studio e la caratterizzazione completa dell’EPID è lo scopo di un 
altro lavoro di tesi, quindi in questo lavoro vengono prese in considerazione solo 
alcune delle caratteristiche del rivelatore, che verranno esposte nei prossimi paragrafi.  
 
2.1 Caratteristiche dell’EPID e tecniche di acquisizione delle 
immagini 
L’EPID aS500-II integrato nell’acceleratore lineare in dotazione include 3 componenti 
principali (Varian, 2006) : 
- Unità di rivelazione dell’immagine (Image Detection Unit: IDU) IDU 20, che 
viene posizionato nel piano ortogonale al fascio di radiazione tramite un 
braccio robotico exact-Arm. 
- Sistema di acquisizione dell’immagine IAS 2 (Image Acqusition System 2) 
- Software di controllo: AM Maintenance per la manutenzione, il settaggio, la 
calibrazione e i test dell’EPID; Portal Vision Advanced Imaging per 
l’acquisizione delle immagini. 
L’area sensibile del pannello è di 40 cm x 30 cm, corrispondente a 512 x 384 pixels, con 
una risoluzione per pixel di 0.781 mm x 0.781 mm. Tutte le misure sono state 
effettuate, posizionando l’EPID ad una distanza sorgente-rivelatore (Source-Detector 
Distance: SDD) di 150 cm, in quanto è la stessa posizione utilizzata durante i 
trattamenti giornalieri dei pazienti per verificare il corretto setup dei pazienti sul 
lettino dell’acceleratore. Inoltre è anche la distanza, dalla testa del linac, prevista per il 
software che verrà utilizzato per la dosimetria in vivo. Tra le possibili tecniche di 
acquisizione disponibili, quelle che sono state usate in questo lavoro di tesi sono la 
tecnica integrata e quella continua (la cosiddetta cine acquisition). 
Con la tecnica integrata (Integrate Image) il segnale viene accumulato per tutta la 
durata dell’esposizione e successivamente letto producendo un’immagine costituita da 
un singolo frame. Con la tecnica continua (Continuous Acquisition), invece, il segnale 
viene letto periodicamente producendo per ogni lettura un frame. Per ottenere 
un’immagine finale si mediano tra loro un numero prefissato di frame. Il risultato finale 
è una serie di immagini il cui numero dipende non solo dalla durata dell’esposizione, 
ma anche dal frame rate impostato durante l’acquisizione.  
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Prima dell’acquisizione delle immagini è necessario acquisire due set immagini, 
fissando i parametri di acquisizione identici a quelli che verranno utilizzati quando 
verrà usato l’acceleratore per i trattamenti,  di  calibrazione del sistema: Dark Field e 
Flood Field. In particolare, il primo viene effettuato giornalmente e il secondo 
settimanalmente. L’immagine di Flood Field (FF) corregge le variazioni di sensibilità da 
pixel a pixel e rimuove, nelle immagini EPID, la caratteristica forma a “corna” presente 
nel profilo dei campi di dimensioni maggiori di 15 x 15 cm2 . 
Per l’acquisizione delle immagini è stato usato il software AM Maintenance, scegliendo 
la modalità d’acquisizione integrata. Ponendo il pannello ad una distanza SSD di 150 
cm, sono state studiate le seguenti proprietà: 
- Uniformità della risposta al crescere delle Unità Monitor (UM): usando la 
tecnica integrata, energia nominale del fascio di fotoni 6 MV, SDD di 150 
cm, Dose Rate di 300 UM/min e campo aperto (21 cm x 27 cm) sono state 
erogate da 3 a  200 UM. 
- Dipendenza dal dose rate:  tecnica integrata, energia nominale del fascio  6 
MV, campo aperto, SDD di 150 cm, 100 UM, sono state prese delle 
immagini cambiando il dose rate da 100 UM/min fino a  600 UM/min. 
- Uniformità della risposta sull’intera area sensibile dell’EPID: viene acquisito 
in modalità integrata un campo 5 cm x 5 cm nelle diverse zone del pannello  
- Dipendenza dalla risposta del gantry dell’acceleratore (stabilità meccanica): 
sono state prese delle immagini con la tecnica integrata a diverse 
angolazioni della dell’acceleratore. 
Le immagini acquisite sono state elaborate utilizzando il software EPIDose, ma saranno 
presentate in un altro lavoro di tesi.  
 
2.2 Dosimetry Check 
In questo lavoro di tesi è stato utilizzato  il software commerciale per dosimetria in 
vivo Dosimetry Check (Version 4, Release 10, 22 July 2015 64) sviluppato da Wendel 
Dean Renner (US Brevetto n. US 6853702 B2, 2005) (US Brevetto n. US 8351572 B1, 
2013) e rivenduto in Italia dalla ditta Tema Sinergie S.P.A. Tutti i dettagli relativi al 
software, i principi di funzionamento, le possibili applicazioni e vari riferimenti letterari 
possono essere liberamente consultabili sul sito web 
http://www.mathresolutions.com/.  In Figura 3 viene rappresentato la schermata 
principale del software. 
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Figura 3 Schermata principale del software commerciale Dosimetry Check 
 
2.2.1 Generalità e principi di funzionamento 
Dosimetry Check (DC) è un software commerciale in grado di effettuare, oltre la 
dosimetria pre-trattamento (in aria), anche la dosimetria durante il trattamento, ossia 
in trasmissione (transit dosimetry). In particolare, il software sfrutta le immagini di 
fluenza di fotoni incidenti sul portale dell’acceleratore, per ricavare la fluenza in uscita 
dalla testa del LINAC. Partendo da questa fluenza, utilizzando un algoritmo di calcolo 
Pencil Beam, calcola la dose sulle immagini TC del paziente (utilizzate per la 
pianificazione del trattamento). Quindi oltre ad avere una ricostruzione 3D della dose, 
si ha anche un ciclo di verifica prima e durante il trattamento, con un calcolo 
indipendente della dose che aggiunge ridondanza ai controlli della qualità. 
Di solito, per conoscere la fluenza dei fotoni in entrata alla superficie del paziente, nei 
TPS (Treatment Planning System) viene utilizzato un modello della sorgente di 
radiazione per il calcolo della fluenza in uscita dalla testata dell’acceleratore. Come è 
stato spiegato nel capitolo precedento questo modello deve considerare tutti i 
modificatori del fascio presenti nella testata, per esempio i collimatori, le lamelle 
(MLC),  ecc. Il Dosimetry Check, utilizza un misura della sorgente del fascio effettivo, 
invece che modellizzata. Le immagini dei campi di trattamento acquisite con l’EPID 
contengono infatti tutte le informazioni relative alla fluenza in uscita del LINAC, e nel 
caso della transit dosimetry, anche quelle relative alla fluenza in uscita dal paziente. 
Per poter utilizzare le immagini del portale è necessario convertire il valore dei pixel 
delle immagini  in una grandezza fisica (Relative Monitor Unit: RMU)  che sia legata 
all’output factor dell’acceleratore e permetta il calcolo della dose in cGy. Siccome il 
rendimento dell’acceleratore, espresso in cGy/MU, viene convenzialmente calibrato in 
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un campo 10x10 cm2 in condizioni di riferimento  e la risposta dell’EPID è lineare con la 
dose erogata, il software (DC) richiede una curva di calibrazione “Unità Monitor (MU) 
erogate con il campo 10 x 10 cm2 vs il segnale integrato dell’immagine portale sull’asse 
centrale. Nella Figura 4 viene rappresentata un esempio di questa curva di 
calibrazione.  
 
Figura 4 Esempio di una curva di calibrazione utilizzando il pannello iViewGT di Elekta 
Questa immagine deve essere acquisita in aria e nella stessa posizione nella quale 
verranno acquisite quelle di trattamento, cioè ponendo l’EPID ad una distanza 
SDD=150 cm.  
Partendo da questa curva di calibrazione, i valori dei pixel delle immagini acquisite 
vengono convertite in Relative Monitor Unit (RMU). Questa grandezza è definita come 
il numero di MU che produrrebbe lo stesso segnale al centro del campo di riferimento 
10 x 10 cm2. Per esempio, nel caso di campi aperti, le RMU sull’asse centrale non sono 
altro che le MU erogate per il fattore di scatter del collimatore. Le immagini in RMU 
hanno bisogno di ulteriori elaborazioni per i seguenti motivi: 
- La risposta dell’EPID dipende dalle dimensioni del campo di radiazione che 
lo investe, a causa della radiazione diffusa prodotta al suo interno. Se non 
viene considerato questo aspetto, la dose ricostruita con Dosimetry Check  
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potrebbe essere sottostimato per campi inferiori a 10 x 10 cm2 e 
sovrastimata per campi superiori ad esso. 
- La calibrazione Flood Field (FF) dell’EPID, oltre a correggere le variazioni di 
sensibilità dei pixel, rimuove le corna dal profilo del fascio. Per riportarsi alla 
fluenza incidente sul portale bisogna ripristinare queste corna, però nel 
nostro caso questo non è necessario, in quanto alle immagini acquisite 
viene applicato un profilo misurato in acqua. 
Per tenere conto della radiazione di diffusione all’interno del portale, a causa della 
deposizione di dose nei substrati di rame e fosforo e allo sparpagliamento dei fotoni 
ottici prodotti che incidono sulla matrice di fotodiodi bisogna calcolare la sua Point 
Spread Function. Da simulazioni Monte Carlo (Renner W. D., 2005) si è trovato che la 
PSF dell’EPID può essere modellizzata come somma di 5 funzioni esponenziali: 
𝑘(𝑟) = ∑ 𝑎𝑖
𝑛
𝑖
𝑒−𝑏𝑖𝑟 
dove k(r) è la PSF (oppure point spread kernel), r è la distanza radiale in cm dall’asse 
centrale a una source-to-axis distance (SAD) di 100 cm e ai e bi sono i parametri dell’i-
esimo esponenziale.  
Siccome il kernel è a simmetria circolare, anche la sua trasformata nel dominio delle 
frequenze ha la stessa simmetria: 
𝐾(𝑞) = ∑ 𝑎𝑖
𝑛
𝑖
2𝜋𝑏𝑖
(4𝜋2𝑞2 + 𝑏𝑖
2)
3
2
 
 dove q è il raggio delle frequenze espresse in cicli/cm e ai e bi  sono imposti maggiori di 
0 per garantire un valore positivo di K(q).  
Se si considera un’immagine ottenuta con l’EPID, in aria,  e già convertita in RMU è 
semplicemente data dalla convoluzione della fluenza in aria con il kernel k(r): 
 
𝐼𝐸𝑃𝐼𝐷 =  𝐼𝑓𝑙𝑢𝑒𝑛𝑧𝑎 ⊗ 𝑘(𝑟) 
 
Per ottenere la fluenza incidente sull’EPID è quindi necessario un processo di 
deconvoluzione. Questo viene eseguito nel dominio delle frequenze, dove, grazie al 
teorema di convoluzione, si ottiene un’operazione di prodotto: 
 
𝐹(𝐼𝐸𝑃𝐼𝐷) =  𝐹 (𝐼𝑓𝑙𝑢𝑒𝑛𝑧𝑎 ∗ 𝐹(𝑘(𝑟))) = 𝐹(𝐼𝑓𝑙𝑢𝑒𝑛𝑧𝑎) ∗ 𝐾(𝑞) 
 
da cui, quindi può essere ricavata la fluenza in aria:  
 
𝐼𝑓𝑙𝑢𝑒𝑛𝑧𝑎 =  𝐹
−1 [𝐹 (
𝐼𝐸𝑃𝐼𝐷
𝐾(𝑞)
)] 
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Ossia viene presa la trasformata bidimensionale dell’immagine acquisita con l’EPID, 
IEPID, ogni componente di frequenza viene divisa per il corrispondente kernel nel 
dominio delle frequenze K(q), e infine l’immagine viene retrotrasformata. L’operazione 
di deconvoluzione agisce come un filtro passa alto, quindi si potrebbe avere 
un’amplificazione del rumore ad alte frequenze spaziali, che si presentano come picchi 
nell’immagine finale. Questa tipologia di rumore nelle immagini può essere tenuto 
sotto controllo con un parametro del software chiamato roll-on, il quale nel nostro 
caso è stato fissato ad un valore pari a 3. 
Nel caso in cui la calibrazione Flood Field dell’EPID avesse rimosso le corna del fascio, 
ogni pixel dell’immagine deconvoluta alla distanza r dall’asse centrale viene 
moltiplicato per il corrispondente Off-Axis Ratio (OCR) in aria, per ripristinare il 
corretto profilo del fascio in aria.  
 
 
Figura 5 Profilo lungo la diagonale di un campo 40x40 cm2 
Gli OCR possono essere ricavati da Dosimetry Check a partire dalla misura di un profilo 
diagonale (a Dmax) in aria per il campo 40 x 40 cm2 fornito al software in fase di 
implementazione, oppure calcolati dal software stesso in fase di generazione del 
kernel di dose. Nella Figura 5, viene rappresentato l’andamento di questo parametro. 
Nel nostro caso vengono usati i dati misurati lungo la diagonale di un campo 40x40 
cm2, in quanto non siamo in possesso della licenza “Portal Dosimetry” della Varian.  
Questa licenza mette già a disposizione un profilo diagonale "di macchina" che viene 
usato al posto del primo.  
Attivando la correzione OCR, il software DC, utilizzando il profilo della diagonale, 
misurato al build-up, corregge la risposta dell’EPID, producendo l’andamento del fascio 
in termini di fluenza. Quindi, a questo punto, si ha l’immagine convertita in RMU, 
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deconvoluta spazialmente e con il profilo ripristinato. Questa immagine rappresenta la 
fluenza che viene utilizzata da DC per il calcolo della dose. 
Per calcolare la distribuzione 3D di dose viene utilizzato un algoritmo pencil beam. 
Siccome il calcolo di dose viene effettuato partendo dalle immagini TC del paziente, è 
necessario fornire al software la curva di calibrazione “densità elettronica relativa 
(RED) vs i numeri Hounsfield (HU)” della TC di centraggio utilizzata. Di solito questa 
curva di calibrazione è la stessa utilizzata per il TPS in uso. Nella Figura 6 viene 
rappresentata la curva di calibrazione utilizzata nel nostro centro: 
 
Figura 6 La curva di calibrazione Relative Electron Density (RED) vs unità Housfield (HU) 
della GE LightSpeed in uso all'ospedale "Santa Chiara" di Pisa. Il software Dosimetry 
Check usa delle interpolazioni puntuali per convertire i valori CT dei pixel delle 
immagini in valori di densità elettronica relativa a quella dell’acqua. 
 
Utilizzando le immagini CT del paziente, quindi viene fatto una correzione del primo 
ordine: utilizzando la curva di calibrazione densità elettronica vs HU, dalle immagini TC 
del paziente il software risale a quanto spessore ha attraversato ogni beamlet e il 
kernel del pencil beam viene allungato o compresso a seconda della profondità in cui 
arriva lungo il raggio centrale di ogni beamlet  per ottenere le distribuzioni di dose, di 
ciascuno di loro, nelle immagini CT del paziente. In seguito, le distribuzioni di dose 
ottenute, vengono corrette considerando la grandezza del campo di irraggiamento. 
Infatti tenendo conto della posizione di ogni beamlet all’interno del campo, le 
distribuzioni di dose vengono pesate per i corrispondenti valori di intensità derivati 
dalla mappa di fluenza misurata, ossia per le RMU (che non sono altro che gli output 
factor dell’EPID). Infine queste distribuzioni vengono sovrapposte per ottenere la 
distribuzione di dose del fascio esteso. 
Per quanto riguarda le misure in trasmissione, invece, bisogna considerare anche 
l’attenuazione dovuta al paziente. La suddetta attenuazione cambia lo spettro 
energetico della radiazione incidente sul pannello e la radiazione diffusa aggiunge una 
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componente bassa energia allo spettro, alla quale l’EPID tende a sovrarispondere. In 
particolare questa componente diventa più importante all’aumentare delle dimensioni 
del campo: per piccoli campi la diffusa prodotta è contenuta e il pannello vede 
principalmente  la componente primaria del fascio, ma al crescere delle dimensioni del 
campo la diffusa prodotta aumenta e il kernel deve compensare la sovrarisposta 
dell’EPID. Il kernel di convoluzione, quindi, deve caratterizzare la risposta del pannello 
per spessori variabili e differenti dimensioni del campo. Per questo motivo, in fase di 
implementazione del software vengono calcolati diversi kernel, usando determinati 
spessori d’acqua interposto tra l’acceleratore e l’EPID e per diversi dimensioni del 
campo. Le misure effettuate sono rappresentate nella seguente tabella: 
 
campo (cm2) Spessore d’acqua (cm) 
 5 
 10 
1x1 15 
 20 
 30 
 40 
 5 
 10 
5x5 15 
 20 
 30 
 40 
 5 
 10 
10x10 15 
 20 
 30 
 40 
 5 
 10 
15x15 15 
 20 
 30 
 40 
 5 
  
 10 
20x20 15 
 20 
 30 
 40 
 
Tabella 1 Riassunto delle misure di profili utilizzati per la generazione dei kernel di 
deconvoluzione. 
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Figura 7 I profili in aria delle misure effettuate per calcolare il kernel in aria. 
 
Ad ogni pixel nell’immagine EPID viene assegnato uno spessore acqua-equivalente 
attraversato prima di raggiungere quel punto per mezzo di un processo ray-tracing 
attraverso le immagini TC del paziente e questo spessore viene usato per scegliere un 
determinato kernel corrispondente a quello spessore attraversato dal fascio prima di 
raggiungere il pannello. Per eseguire questo, il software deve conoscere anche la 
geometria del fascio relativa al paziente. Questa informazione è ottenuta nel piano di 
trattamento che viene importato nel Dosimetry Check, prima di effettuare l’analisi.  Lo 
spessore di materiale attraversato, però, varia da punto a punto nell’immagine, quindi 
non si può applicare il teorema di convoluzione, ossia la deconvoluzione non si riduce 
ad una semplice moltiplicazione nel dominio delle frequenze e non si può usare la 
trasformata di Fourier rapida (Fast Fourier Trasform: FFT). Per avere dei tempi di 
calcolo contenuti in Dosimetry Check questo problema viene risolto deconvolendo più 
volte l’immagine tramite la FFT con i kernel implementati ai vari spessori d’acqua: una 
volta assegnato ad ogni pixel il relativo spessore acqua-equivalente attraversato, il suo 
valore deconvoluto è ottenuto interpolando tra le due immagini deconvolute adiacenti 
a quello spessore. Quest’approssimazione risulta ragionevole visto che i kernel 
decrescono rapidamente con il raggio (dal centro dell’immagine) e gli spessori variano 
lentamente sull’area dell’immagine. Il resto dell’elaborazione e calcolo della 
distribuzione di dose sono identici al caso non in transit, ossia in aria. Una volta fornite 
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al Dosimetry Check le condizioni di calibrazione dell’acceleratore con il valore del 
rendimento in termini di cGy/MU è dunque possibile il calcolo della dose in cGy.  
  
2.3 Workflow 
Il software Dosimetry Check è installato nel reparto di fisica sanitaria su un computer 
fisso, il quale è inserito nella rete della radioterapia per permettere trasferimenti di 
dati con il TPS e i server. Per poter effettuare le verifiche (sia in aria che in transit) 
bisogna esportare dal TPS tutti i dati riguardanti il piano di trattamento. In particolare 
vengono esportati, tramite un nodo di rete, in una cartella del DC: i file DICOM relativi 
alle immagini TC, alle strutture contornate, al piano di trattamento e alla matrice di 
dose. Una volta avviato il software e definiti i dati anagrafici del paziente, i suddetti file 
vengono letti e vengono visualizzate le sezioni trasversali delle immagini TC con le 
strutture contornate, come mostrato in Figura 8. 
Dopo aver controllato che le immagini siano importate correttamente e che 
mantengano il giusto orientamento spaziale, in alcuni casi è necessario definire delle 
strutture nuove. In particolare, nel nostro caso è stato necessario definire delle 
strutture particolari per i casi in cui nel piano di trattamento del paziente era presente 
il lettino dell’acceleratore, per esempio per i trattamenti dell’addome.  Nel caso di due 
o più strutture sovrapposte il software considera la densità media di tali strutture. Il 
lettino che viene utilizzato nella nostra struttura, oltre ad essere disomogeneo, 
presenta due strutture, una dentro l’altra, e DC offre l’opzione di considerare 
direttamente la differenza tra le due, senza bisogno di generare ulteriori strutture.  
 
 
Figura 8 Esempio di importazione di un piano di trattamento. Sono ben distinguibili le immagini 
TC che vengono sulle quali viene calcolata la distribuzione di dose. Per ognuna delle immagini 
TC si possono notare le strutture contornate dai medici. 
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Quindi è stato creato un template come una struttura nuova generata come differenza 
delle due strutture del lettino a disposizione: couch surface e couch interior. Una volta 
creata questa struttura nuova viene assegnata la densità giusta e viene usata per 
sostituire le due strutture del lettino, le quali naturalmente vengono cancellate. 
Per quanto riguarda le strutture RailCouchRight e RailCouchLeft, invece, bisogna 
impostare nel software che queste sono strutture cave. Per quanto riguarda la 
disomogeneità del lettino, invece, verrà discusso in un successivo paragrafo. Per 
quanto riguarda i casi in cui la densità di alcune strutture viene forzata ad un 
determinato valore in fase di planning, il software riconosce automaticamente il valore 
imposto. I volumi delle strutture ricostruite, invece, possono avere una piccola 
differenza in quanto DC interpola a intervalli di 1 mm tra le sezioni TC, mentre Eclipse 
interpola a intervalli pari a metà della distanza tra le sezioni, quindi ogni 1.5 mm nel 
caso di sezioni TC da 3 mm: questa differenza può essere importante solo nel caso di 
strutture molto piccole, come per esempio il cristallino, ma in generale non dovrebbe 
influire sulla stima della dose. 
Le immagini dei campi di trattamento vengono acquisite a distanza SDD = 150 cm, 
perché questa è la distanza utilizzata per la generazione del kernel di convoluzione. Nel 
caso in cui non è possibile posizionarsi a questa distanza, il software applica l’inverso 
del quadrato della distanza al segnale delle immagini acquisite, ma il contributo della 
radiazione diffusa dal paziente che raggiunge il pannello tende a cambiare. 
L’acquisizione delle immagini viene programmata nelle sedute del piano di 
trattamento e vengono salvate sul server Varian nella cartella relativa al paziente. 
Durante questo processo le immagini vengono compresse e trasformate in un formato 
DICOM proprietario della Varian. Per poter esportare queste immagini bisogna 
accedere al workspace “DICOM import/export”, contenuto nel sistema informativo per 
radioterapia “ARIA”.  Una volta selezionate le immagini acquisite è possibile esportarle 
direttamente in una cartella del DC e durante questo processo i file vengono 
riconvertiti in un formato DICOM riconosciuto dal software. 
Una volta che vengono  importate le immagini TC del paziente, le informazioni sulle 
strutture e i piani di trattamento sul software DC bisogna convertirle. Per i piani 3DCRT 
e IMRT viene acquisita un’immagine con la tecnica integrata per ogni campo e per 
convertirle bisogna scegliere l’opzione “Varian EPID”, nel caso di piani VMAT, invece le 
immagini per i piani VMAT per convertirle bisogna scegliere l’opzione “IMAT”. 
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Figura 9 Esempio di una parte della procedura di  conversione delle immagini in transit di un 
trattamento VMAT e il risultato finale ottenuto 
Durante il processo di conversione in primis bisogna scegliere l’acceleratore e l’energia 
relativi alle immagini acquisite, perché l’implementazione del software prevede la 
creazione di un kernel per ogni fascio. Nel momento del lavoro di questa tesi, nel 
software è stato implementato solo il kernel per il fascio di fotoni da 6 MV. Alle 
immagini caricate viene associato il  campo del piano di trattamento corrispondente e 
il passo successivo è quello di caricare l’immagine o l’arco di calibrazione giornaliera. 
Nel caso di trattamenti in cui vengono acquisite immagini EPID con la tecnica integrata 
come immagine di calibrazione viene presa un’immagine di un campo 10 x 10 cm2  
erogando, in aria, 100 MU, nel caso di immagini acquisite con tecnica continua, invece, 
vengono prese come immagini di calibrazione le immagini di un arco erogando 200 
MU. L’immagine di calibrazione viene utilizzata dal software DC per tenere conto delle 
fluttuazioni giornaliere dell’output factor dell’acceleratore. Il segnale mediato su 
un’area di 5 x 5 mm2 sull’asse centrale viene usato per riscalare la curva di calibrazione 
la curva di calibrazione “MU erogate con il campo 10 x 10 cm2 vs il segnale dell’EPID 
sull’asse centrale”, creata in fase di implementazione. Quindi i valori dei pixel delle 
immagini acquisite vengono normalizzati per il segnale che corrisponde effettivamente 
a 100 MU. Il campo di calibrazione giornaliero permette di monitorare il rendimento 
dell’acceleratore e correggere eventuali spostamenti laterali e/o longitudinali nella 
posizione dell’EPID prima di procedere con la conversione delle immagini. Infine 
bisogna selezionare se le immagini sono state acquisite in modalità transit oppure in 
aria per poter permettere al software di utilizzare la parte corrispondente del kernel 
per la deconvoluzione. 
Una volta selezionate le opzioni desiderate, le immagini vengono convertite in RMU e 
deconvolute in pochissimo tempo. Il risultato ottenuto rappresenta la fluenza in 
ingresso che verrà utilizzata come input per l’algoritmo pencil beam al fine di 
ricalcolare la distribuzione di dose sulla immagini TC del paziente. 
Dosimetry Check offre molti strumenti di analisi per confrontare le dosi previste dal 
TPS con quelle ricalcolate: confronti puntuali, analisi di profili di dose in una 
dimensione, confronto 2D di curve di isodose, confronti 3D, analisi gamma 3D con 
produzione di istogrammi  gamma-volume (GHV), dose-volume (DHV) e differenze di 
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dose-volume per ogni struttura contornata. Tutte queste analisi possono essere incluse 
in un unico report (“Auto Report”), in formato pdf. Il calcolo di dose e la produzione 
dell’autoreport richiede un po’ di tempo e quindi DC offre la possibilità di generare una 
coda di calcolo, che può essere lanciata una volta che vengono selezionati i pazienti di 
cui ci interessa l’analisi.     
 
2.4 Implementazione di Dosimetry Check  
L’implementazione del software Dosimetry Check consiste nel generare un kernel di 
dose per il calcolo della dose sulle immagini TC dei pazienti e dei kernel di 
deconvoluzione per l’elaborazione delle immagini di fluenza acquisite con l’EPID.  
Inoltre, bisogna fornire al software anche la curva di calibrazione “densità elettronica 
relativa vs numeri Hounsfield” della TC usata per l’acquisizione delle immagini dei 
pazienti.  In particolare, nel nostro caso, è stata fornita la stessa curva di calibrazione 
del TC (modello..ecc) utilizzata dal TPS Eclipse.  
Infine, bisogna fornire le principali caratteristiche geometriche dell’acceleratore, come 
per esempio i versi di rotazione del gantry, i massimi movimenti consentiti del 
collimatore, al geometria dell’MLC, affinché il software riconosca correttamente le 
informazioni dei piani di trattamento . 
2.4.1 Generazione del kernel di dose 
L’algoritmo di calcolo usato in Dosimetry Check è il pencil beam, sviluppato a partire 
dai dati del fascio e da kernel generati con codice Monte Carlo (Renner W. D., 2005), 
(Renner W. D., 2007). Il pencil beam è rappresentato da un singolo kernel poli-
energetico. È stata fatta questa scelta per avere un algoritmo rapido e perché era 
necessario avere un algoritmo di calcolo che sfrutti come partenza la distribuzione di 
intensità in riferimento alla dose.  Se invece di usare un kernel poli energetico, si 
fossero usati kernel mono-energetici  per il calcolo dello spettro di energia avremmo 
avuto una velocità di calcolo molto ridotta.  
Lo spettro e i kernel possono riprodurre accuratamente le curve di dose in profondità 
(Percentage Depth Dose: PDD) calcolate solo dal build up in profondità. La 
contaminazione elettronica non viene modellizzata, ma per un fascio da 6 MV il suo 
contributo è trascurabile. Con lo spettro e i kernel vengono calcolati i fattori di 
scattering del fantoccio (Sp), in modo da separare poi i contributi dello scatter dei 
collimatori (Sc) dallo scatter globale(Scp) per ogni campo misurato. L’utility  del 
software usato per la generazione del kernel di dose calcola i fattori di correzione off-
axis (OCR) a partire dai profili diagonali in acqua alle diverse profondità forniti al DC, al 
fine di considerare il cambiamento nella penetrazione del fascio allontanandosi 
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dall’asse centrale dovuto al cambiamento dell’energia del fascio stesso. In Figura 9 
vengono rappresentate queste curve: 
 
 
Figura 10 I profili diagonali in acqua alle diverse profondità forniti al DC per poterli usare per il 
calcolo dei deconvolution kernel 
Infine, utilizzando questo kernel vengono calcolati gli scatter factor Sc, che servono per 
calcolare il vari kernel di deconvoluzione. Il processo può essere schematizzato in 
diversi passi. Il primo passo  consiste nel misurare i total scatter factor Scp. Questi 
valori sono stati misurati utilizzando una camera a ionizzazione ed un fantoccio di 
acqua solida. Il software DC ha tabulato i valori di scatter phantom Sp e il kernel di 
dose calcola gli Sc  dividendo gli Scp, per ogni campo misurato, per il rispettivo Sp. 
Nella seguente  tabella sono stati rappresentati i valori trovati: 
 
Field size (cm x cm) Sc Sp Scp 
2x2 0.9250 0.8967 0.8295 
3x3 0.9410 0.9212 0.8669 
5x5 0.9640 0.9065 0.9259 
10x10 1.0000 1.0000 1.0000 
15x15 1.0170 1.0199 1.0373 
20x20 1.0260 1.0343 1.0612 
 
Tabella 2 I valori dei parametri Sc,Sp e Scp al variare delle dimensioni del campo di 
irraggiamento. 
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Figura 11 Grafico in cui vengono mostrati i risultati ottenuti dalle misure fatte in aria durante il 
commissioning del software, gli SCP misurati con la camera a ionizzazione e gli SC calcolati dal 
DC utilizzando il kernel di dose 
 
2.4.2 Generazione del kernel di deconvoluzione 
Dopo aver generato il kernel di dose, il quale calcola gli scatter factor Sc, utilizzando 
l’utility di DC “Fit Deconvolution Kernel” si genera il deconvolution kernel che verrà 
utilizzato per trasformare le immagini dei pazienti o fantocci in termini di fluenza. Il 
primo passo da fare è quello di generare un file di testo, il quale guiderà il 
deconvolution kernel, e compilarlo. Il kernel di convoluzione è costituito, 
principalmente, da due parti separate: la parte non in trasmissione, ossia misure in aria 
e quella in transit, effettuata utilizzando una vasca d’acqua. Le immagini acquisite, in 
modalità integrated, durante queste misure vengono elaborate utilizzando il software 
DC. La prima parte del procedimento è identico per entrambe le modalità di 
acquisizione delle immagini (in aria o in transit). Si crea un nuovo paziente, di solito si 
chiama con lo stesso nome della macchina. Non si hanno immagini dicom di questo 
paziente, quindi si importano subito le immagini acquisite. Siccome stiamo costruendo  
il modello, durante questa procedura non si converte nulla, in quanto si sta costruendo 
il deconvolution kernel che ci servirà per convertire le immagini. Nel prossimi paragrafi 
viene esposto l’elaborazione delle due parti del kernel di deconvoluzione. 
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2.4.2.1 Kernel non in trasmissione 
Il kernel viene generato a partire da immagini di campi quadrati (da 1x1 cm2 a 20x20 
cm2) erogati con UM definite (pari a 100) direttamente sul pannello, posto ad una 
distanza SDD di 150 cm. Tutte le immagini sono state acquisite utilizzando la tecnica 
integrata. Il kernel deve permettere di ottenere la correzione alla fluenza del fascio 
primario, in aria incidente sull’EPID per fornire una dose corretta calcolata in fantoccio 
d’acqua ed è costituito da 5 esponenziali decrescenti, secondo la seguente formula: 
𝑘(𝑟) = ∑ 𝑎𝑖
5
𝑖
𝑒−𝑏𝑖𝑟 
dove ai e bi sono i parametri dell’i-esimo esponenziale. 
Lavorando con semplici campi aperti, la fluenza in aria sull’asse centrale non è altro 
che il fattore di scatter del collimatore Sc. 
Un algoritmo discendente viene utilizzato per fittare i parametri del kernel e trovare 
l’insieme dei parametri ai e bi, affinché la varianza tra dose misurata e quella calcolata 
sia minima:  
𝜎2 =  ∑
(𝐷_𝑚𝑖𝑠𝑢𝑟𝑎𝑡𝑎𝑖 − 𝐷_𝑐𝑎𝑙𝑐𝑜𝑙𝑎𝑡𝑎𝑖)
2
𝑛
𝑛
𝑖
 
dove n sono tutti i punti in cui viene valutata la varianza σ2, la dose misurata 
D_misurata invece è il Scp fornito al software per ogni campo considerato. 
Ogni pixel delle immagini di fluenza incidente fornisce un peso per il corrispondente 
pencil beam usato da DC: la dose in profondità in fantoccio ad acqua nelle condizioni 
corrispondenti a quelle della misura degli Scp viene calcolata per ogni campo e 
confrontata con il valore misurato per ottenere un valore della varianza. L’algoritmo 
garantisce che il fit fornisca una varianza sempre più piccola, preferibilmente sotto 
l’1%.  
 
3.2.2 Kernel in trasmissione 
Nel caso della dosimetria in transit l’attenuazione dovuta al paziente cambia lo spettro 
energetico del fascio incidente sull’EPID e la radiazione diffusa dal paziente aggiunge 
una componente di bassa energia allo spettro, alla quale il pannello tende a 
sovrarispondere. In Dosimetry Check si è scelto di generare più kernel di 
deconvoluzione, uno per ogni determinato spessore di fantoccio ad acqua 
attraversato, con la stessa procedura di fit descritta nel paragrafo precedente. Infatti il 
fit viene eseguito indipendentemente per ogni spessore. 
I kernel vengono generati a partire da immagini di campi quadrati erogati sull’EPID ad 
una distanza SDD di 150 cm. Anche in questo caso le immagini vengono acquisite con 
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la tecnica integrata, utilizzando una vasca di plexiglass contenente i previsti spessori 
d’acqua posizionata sul lettino di trattamento.  
Per la generazione del kernel è necessario fornire al software anche altre informazioni. 
In primis il cambiamento nella trasmissione della radiazione primaria allontanandosi 
dall’asse centrale, contenute nel profilo della diagonale di un campo 40x40. La seconda 
informazioni che serve riguarda il lettino, in particolare l’attenuazione dovuto ad esso, 
in termini di spessore acqua-equivalente. Nel nostro caso, questa informazione viene 
presa dai dati messi nel TPS e in particolare è stato imposto una attenuazione dovuto 
al lettino di 0.77 cm. Agli spessori d’acqua considerati per la generazione del kernel 
viene aggiunto lo spessore acqua-equivalente del lettino, come viene evidenziato in 
Figura 10.  
La procedura di fit del kernel per i diversi spessori d’acqua è analoga al procedimento 
del kernel in aria, ma in questo caso viene implicitamente assunto che la radiazione 
diffusa dal fantoccio sia uniforme sul pannello, anche se questo non è completamente 
vero. Infatti al crescere della dimensione del campo e dello spessore d’acqua 
attraversato il profilo è più alto nella parte centrale, anche a causa della sovrarisposta 
dell’EPID. 
Nel prossimi capitolo verranno mostrati i profili delle misure che sono state effettuate 
per calcolare il deconvolution kernel. In generale ci si aspetta che i profili delle 
immagini di fluenza deconvolute siano in accordo sull’asse centrale al valore atteso. 
 
 
Figura 12 Come mostrato in questa figura, ai diversi spessori d'acqua usati per il calcolo del 
deconvolution kernel viene aggiunto lo spessore acqua-equivalente del lettino che si ha a 
disposizione. Questo spessore di 0.77 cm è lo stesso utilizzato anche nel TPS. 
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Il fit di deconvoluzione tende ad ottimizzare l’accordo tra gli Sc previsti e quelli 
calcolati, ma i profili calcolati per grandi dimensioni dei campi e grandi spessori 
tenderanno a deviare dall’andamento previsto, come detto prima. Quindi si avrà un 
disaccordo tra l’immagine deconvoluta e la fluenza effettiva, ma le differenze 
dovrebbero essere comprese entro l’1%. 
 
 
 
 
2.5 Utilizzo di Dosimetry Check 
Le analisi effettuate, in questo lavoro di tesi, utilizzando il suddetto software si 
dividono principalmente in due categorie: misure utilizzando un fantoccio d’acqua 
solida (30x30x20 cm3) e misure su pazienti.  Per questi ultimi, è stata effettuata una 
verifica sia in aria che in transit del piano di trattamento. 
2.5.1 Misure con il fantoccio 
Per analizzare il comportamento di DC con il nostro setup, in particolar modo per 
decidere se forzare la densità del lettino ad un valore diverso da quello del TPS e 
quanto incide nei risultati finali, il fatto di aver eseguito le misure per il deconvolution 
kernel con la vasca d’acqua in una parte del lettino (quella utilizzata per i trattamenti 
dell’addome), mentre alcuni pazienti vengono trattati utilizzando un’altra parte del 
lettino, sono state effettuate delle misure con un fantoccio d’acqua solida. Il fantoccio 
utilizzato per questa serie di misure è un fantoccio in acqua solida costituita da lastre 
con una superficie di 30 x 30 cm2 per uno spessore totale di 20 cm. Le immagini TC di 
questo fantoccio sono state importate nel TPS, dove è stato contornato il fantoccio per 
creare la struttura “BODY”.  La densità elettronica è stata forzata al valore di 1.00 e 
sono state inserite le strutture che modellizzano il lettino di trattamento. Infine sono 
stati preparati diversi piani di trattamento, erogati, per poi essere analizzati utilizzando 
il software. In particolare  sono stati analizzati i seguenti piani di trattamento sul 
fantoccio: 
1) Campo 10 x 10 cm2 con gantry a 0° e a 180° con la tecnica integrata e distanza 
dell’EPID di 150 cm, erogando 100 MU.  
2) Campo 10 x 10 cm2  utilizzando la tecnica continua con bracci aperti e chiusi del 
lettino, nella parte esterna del lettino (mentre le misure per il kernel sono state 
effettuate nella parte centrale del lettino)e ad una distanza di 150 cm, 
erogando 200 MU.  
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Prima di effettuare queste misure sono state acquisite le immagini di riferimento: 
l’immagine integrata 10 x 10 cm2 a 100 MU e l’arco 10 x 10 cm2 a 200 MU. Tutte le 
immagini acquisite sono state esportate a DC e ad ognuna è stato associato il campo di 
trattamento corrispondente. Dopo la conversione in RMU e deconvoluzione delle 
immagini, durante l’analisi, sono state confrontate le distribuzioni di dose calcolate dal 
TPS vs quelle ricostruite dal software DC, sia a livello puntuale, che mono e bi 
dimensionale. Inoltre è stato effettuato un’analisi gamma 3D con parametri imposti a 
3% per la differenza in dose e 3 mm per lo discostamento spaziale. I risultati ottenuti 
verranno presentati in un altro lavoro di tesi. 
 
2.5.2 Misure cliniche su pazienti 
Dopo aver utilizzato il software in condizioni “ideali” utilizzando il fantoccio d’acqua 
solida, si è passato a fare misure su pazienti, per poter testare il comportamento del 
software per uso clinico. In particolare sono state effettuate sia misure in aria 
(verifiche pre-trattamento) che in transit durante il trattamento, ossia in trasmissione. 
Sono studiati solo trattamenti VMAT, principalmente su regioni dell’addome e del 
distretto testa-collo. 
 
2.5.2.1 Verifiche pre-trattamento 
Le immagini di alcuni trattamenti VMAT per tumori nel distretto corporeo dell’addome 
e quello del testa-collo sono state acquisite con la tecnica continua con l’EPID a 
distanza SDD di 150 cm.  I trattamenti, programmati nel workspace “Plan Scheduling”, 
contenuto nel sistema informativo per radioterapia “ARIA”, sono stati in seguito 
caricati come Qualità Assurance (QA) all’acceleratore tramite la 4D Integrated 
Treatment Console (4DITC). Dopo l’erogazione del piano le immagini, sono state 
salvate nella cartella del paziente, per poi essere esportate in un momento successivo 
a DC, dove vengono analizzate secondo il workflow già illustrato.  
Durante la fase di analisi è stato generato un Auto Report contenente  confronti 
puntuali, profili di dose, isodosi, analisi gamma, DVH e GVH delle singole strutture 
contornate e statistiche dosimetriche delle strutture di interesse clinico. Inoltre per 
alcuni trattamenti è stato effettuato un confronto dei profili delle verifiche pre-
trattamento delle immagini acquisite con la tecnica continua (cine acquisition) e 
analizzate con DC e quelle acquisite con la tecnica integrata e analizzate con il software 
EPIDose, usato nella routine clinica per le verifiche dosimetriche prima di trattare i 
pazienti. 
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2.5.2.2 Verifiche durante il trattamento 
Le immagini di alcuni pazienti (con la tecnica VMAT) sono state acquisite alla prima 
frazione e a frazioni successive fino alla fine del trattamento. Le acquisizioni sono state 
effettuate dai tecnici di radioterapia durante il trattamento: il pannello viene posto alla 
distanza SDD di 150 cm acquisendo le immagini della radiazione trasmessa dal paziente 
durante la rotazione del gantry. L’export delle immagini e il workflow successivo per 
effettuare l’analisi delle immagini con il software DC sono analoghi al caso non in 
trasmissione. 
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3 RISULTATI  E DISCUSSIONE 
In questo capitolo della  tesi vengono presentati e discussi i risultati delle misure 
effettuate durante il lavoro. Sono stati analizzati in totale 9 pazienti trattati in diversi 
distretti del corpo utilizzando la tecnica VMAT. 
Nella tabella 3 sono stati riassunti i dati riguardanti i pazienti, di cui sono stati 
analizzate alcune frazioni. In particolare, sono stati presi in considerazione 4 pazienti 
trattati nel distretto testa-collo e 4 pazienti trattati nel distretto addome. Per ogni 
paziente sono state analizzate almeno 2 frazioni in trasmissione, e quando è stato 
possibile una verifica pre-trattamento (quindi un’acquisizione in aria). Non è stato 
usato un criterio per la scelta delle frazioni da analizzare, anche se quando è stato 
possibile scegliere, sono state acquisite in transit alcune delle prime frazioni e alcune a 
metà del trattamento. 
 
 
ID Patologia fz totali frazioni  
analizzate 
trattamento Campi 
Fotoni  
6 MV 
Dtot 
(Gy) 
1 TESTA-
COLLO 
30 3 2.2 Gy x 30 fz  2 archi 
VMAT 
66 
2 TONSILLA 
DX 
30 3 2.2 Gy x 30 fz  2 archi 
VMAT 
66 
3 TESTA-
COLLO 
30 3 2.1 Gy x 30 fz 2 archi 
VMAT 
63  
4 PROSTATA 28 4 2.3 Gy x 28 fz 2 archi 
VMAT 
64.4  
5 LINGUA 30 3 2.2 Gy x 30 fz 2 archi 
VMAT 
66 
6 RETTO 5 2 5 Gy x 5 fz 2 archi 
VMAT 
25  
7 RETTO 5 3 5 Gy x 5 fz 2 archi 
VMAT 
25  
8 PROSTATA 28 2 2.5 Gy x 28 2 archi 
VMAT 
70 
 
Tabella 3 Tabella riassuntiva dei pazienti trattati, analizzati in questo lavoro di tesi. 
 
 
Sia per le verifiche pre-trattamento (in aria) che quelle durante il trattamento (in 
transit), quindi in vivo, l’analisi è stata fatta considerando gli stessi parametri. In 
particolare sono stati valutati:  
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 la differenza di dose all’isocentro 
  la differenza del profilo di dose nelle 3 direzioni x ( trasversale ), y ( 
coronale ) e z ( sagitale ), 
  la differenza di dose media nel volume di trattamento e degli organi 
a rischio, 
  le curve di dose 2D, ossia le isodosi (al 100%, 95% e 85%),  
 le DVH 
 le GVH per i volumi più importanti. 
Per tutti i parametri considerati nelle varie analisi, quando si parla di differenza di 
dose, si intende la differenza della dose calcolata con Dosimetry Check e quella 
calcolata dal TPS Eclipse. Quindi quando si  hanno dei residui negativi, significa che DC 
sottostima la dose rispetto al TPS e viceversa. Tutte le analisi sono state normalizzate 
per il numero totale delle frazioni che vengono erogate al paziente per il trattamento 
della patologia tumorale. 
La differenza di dose all’isocentro, può non contenere un’informazione importante, in 
quanto in alcuni casi, questo punto potrebbe essere fuori dal target. Ma essendo 
questo un primo studio, durante il quale viene utilizzato il software DC nel nostro 
centro, si è comunque scelto di prendere in considerazione questo punto per valutare 
eventuali correlazioni con altri parametri presi in considerazione. Il residuo di dose 
all’isocentro, che viene calcolato quando si manda l’autoreport dell’analisi che si vuole 
fare è normalizzato rispetto alla dose totale calcolato dal TPS in questo punto. 
Nell’autoreport generato dal software vengono rappresentati i grafici dei profili di dose 
nelle 3 direzioni. Questi profili ci danno un’informazione su eventuali disomogeneità 
della distribuzione di dose nel paziente, dovuto a limiti della macchina nell’erogazione, 
per esempio qualche problema alle lamelle, ecc. Per poter fare un’analisi più 
quantitativa, visto che il report viene generato in formato .pdf,  è stato scelto di 
generare i file .txt contenenti i dati dei profili per poter fare un’analisi offline a 
riguardo. I profili di dose passano tutti per l’isocentro ed in alcuni casi sono stati fatti 
anche quelli passanti per il centro di alcuni organi a rischio. L’analisi offline è stata fatta 
utilizzando il software Matlab. 
Per ogni frazione analizzata di un paziente, vengono rappresentati i tre profili lungo le 
tre direzioni considerate e per ognuna di essa viene calcolato e rappresentato il 
residuo di dose, espresso in percentuale, al variare della posizione lungo la direzione 
considerata. La formula utilizzata è la seguente:  
 
𝑅𝑒𝑠 =
𝐷𝐷𝐶 − 𝐷𝑇𝑃𝑆
max (𝐷𝑇𝑃𝑆)
∗ 100 
 
Nella tabella 4 vengono rappresentati alcuni dei parametri elencati precedentemente, 
tra cui anche lo scostamento massimo nelle 3 direzioni per ogni frazione considerata. 
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Inoltre per studiare la variabilità intra-frazione del singolo paziente per ogni direzione, 
viene valutata la differenza di dose tra la media dei profili, misurati in transit e calcolati 
da DC, rispetto al profilo di dose calcolato dal TPS. L’errore per ogni punto del profilo è 
pari alla deviazione standard delle misure considerate. 
L’idea è quella di considerare la differenza di dose in aria come valore di riferimento, 
cioè la differenza minima che si ottiene con il piano di trattamento che si sta 
considerando. Questo valore si considera il nostro zero di partenza per la differenza 
massima accettabile nelle acquisizioni in trasmissione. Come valore superiore, del 
range di accettabilità, invece, si prende la differenza massima che viene trovata nella 
frazione singola (in transit). Si associa a questo valore, un errore data dalla differenza 
di dose che si trova inter-frazione.  
Il valore superiore del  range di accettabilità della nostra analisi, in termini di variabilità 
di dose lungo la singola direzione, è stato scelto facendo delle considerazioni sulla 
differenza delle curve DVH calcolati con DC e quelle con TPS.  
Le curve DVH è lo strumento più utilizzato nella pratica clinica per poter accettare o 
meno un trattamento pianificato. Queste curve rappresentano il grafico della 
distribuzione cumulativa di dose (asse x ) nel volume dell’organo considerato (asse y). 
Le curve più complete sono le GVH, ma nel nostro caso non sono state tenute in conto 
per decidere il limite di accettabilità, in quanto i parametri 3 % di dose e 3 mm, usati 
durante l’analisi gamma, sono ritenuti troppo restrittivi, nel caso della dosimetria in 
vivo. Nel caso di futuri studi, si ritiene sia meglio utilizzare una differenza del 3% di 
dose e 5 mm, per poter avere una valutazione più coerente con la dose realmente 
somministrata al paziente. 
 
Pz 
ID 
frazione 
analizzata 
Residuo di 
dose 
all’isocentro 
(%) 
 
Residuo 
max 
lungo x 
(%) 
Residuo 
max 
lungo y 
(%) 
Residuo 
max 
lungo z 
(%) 
% differenza 
(DC-TPS) 
Dmedia 
CTV 
Differenza di 
dose (DC-TPS) 
dallle curve 
DVH 
considerando 
il volume PTV 
al 95 % 
(cGy%) 
1 transit 
3 agosto 
2.12 3 7 4 5.59 
 
130 
(=1.97) 
 transit 
4 agosto 
1.85 3 6 4 4.60 
 
86 
(=1.30) 
 transit 
12 agosto 
2.06 3 8 4 5.71 
 
132 
(=2.00) 
2 transit 
2 agosto 
11.68 8 10 12 5.28 
 
 
 
190 
(=2.88) 
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 transit 
4 agosto 
8.54 6 8 8 4.47 
 
 
234 
(=3.55) 
 transit 
11 agosto 
11.26 8 10 10 7.33 455 
(=6.89) 
3 aria 2.02 7 8 3 -1.16 
 
175 
(=2.78) 
 transit 
2 agosto 
4.60 7 8 6 2.96 
 
-90 
(=-1.43) 
 transit 
4 agosto 
6.62 9 10 8 -4.99 
 
47 
(=0.75) 
 
 transit 
8 agosto 
5.45 8 10 8 4.52 
 
0 
 
4  
transit 
3 agosto 
 
3.59 
4 10 4 0.67 
 
-238 
(=-3.70) 
 transit 
4 agosto 
5.97 
 
4 8 4 3.48 
 
-115 
(=-1.79) 
 transit 
11 agosto 
3.59 3 11 3 0.66 
 
-223 
(=-3.46) 
 transit 
18 agosto 
1.70 2 10 2 -0.85 
 
-200 
(=-3.11) 
5 aria 2.77 5 7 7 2.25 -405 
(=-6.14) 
 transit 
8 luglio 
2.02 3 11 7 7.45 
 
368 
(=5.58) 
 transit 
14 luglio 
2.68 4 10 7 7.13 
 
247 
(=3.74) 
 
 transit 
22 luglio 
1.26 3 12 6 10.29 
 
321 
(=4.86) 
 
6 aria 2.73 3 5 8 1.33 
 
-62 
(=-2.48) 
 transit 
4 luglio 
8.83 10 10 13 1.21 
 
-193 
(=-7.72) 
 transit 
8 luglio 
-5.62 -10 -10 6 -4.08 
 
-190 
(=-7.60) 
7 aria 3.32 -15 5  -12 -10 3.12 
 
90 
(=3.60) 
 transit 
6 giugno 
-10.33 -15 6 -12 -12 -6.58 
 
-287 
(=-11.48) 
 transit 
8 giugno 
0.11 1 5 -7 -4.52 
 
-192 
(=-7.68) 
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Tabella 4 Tabella riassuntiva di alcuni parametri considerati nell'analisi dei pazienti considerati. 
 
 
La differenza maggiore nei profili sono è stata trovata nella frazione del 6 giugno del 
paziente con id 7.  
 
 
Figura 13 Esempio di profilo di dose lungo la direzione trasversale del paziente e la 
corrispondete analisi gamma. In questo grafico si nota che la dose calcolata con DC viene 
sottostimata rispetto alla dose pianificata con Eclipse. Da notare che la differenza maggiore si 
trova nei bordi del volume considerato. 
Nelle figure 13,14 e 15 sono rappresentati i profili di dose e i relativi residui lungo le tre 
direzioni del paziente: trasversale, coronale e sagitale. Come si può notare dal profilo 
trasversale ricostruito (in blu vengono rappresentati i valori calcolati dal software 
Dosimetry Check e in rosso quelli del TPS Eclipse), la dose calcolata dalle immagini EPID 
acquisite in transit è minore della dose pianificata. Questo sottodosaggio viene 
 transit 
10 giugno 
0.68 1 5 -8 -3.79 
 
-166 
(=-6.64) 
 
 
8 
aria 1.34 3 12 5 1.15 
 
0 (le due 
curve sono 
coincidenti nel 
punto 
considerato) 
 transit 
2 agosto 
4.48 4 3-12 3  2.13 
 
 
-65 
(= -0.93) 
 
 transit 
3 agosto 
5.67 5 10 5 3.41 
 
64 
(=0.91) 
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confermata anche dall’analisi gamma effettuato con DC. Infatti, come si può osservare 
in figura la zona irraggiata ha una dose minore rispetto a quella calcolata dal TPS. In 
figura 11 si possono notare i punti freddi di dose, rappresentati di colore blu. 
 
Figura 14 Esempio di profilo di dose lungo la direzione coronale del paziente. In questo grafico 
si nota che la differenza di  dose ai bordi è negativa a causa delle dimensioni finite del pannello.  
 
 
Figura 15 Esempio di profilo di dose lungo la direzione sagitale del paziente. In questo grafico si 
nota che la dose calcolata con DC viene sottostimata rispetto alla dose pianificata utilizzando 
Eclipse, in questo caso si suppone che questa differenza di dose sia dovuto anche alla presenza 
del belly board, dove viene posizionato il paziente. 
In tutti e tre profili si ha una sottostima della dose calcolata da Dosimetry Check 
rispetto a quella pianificata con il TPS in dotazione (come mostrato in fìgura 16 dove 
vengono rappresentati i residui di dose, rispetto alla dose massima, espressi in 
percentuale). 
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Figura 16 rappresentazione dei residui di dose nelle tre direzioni del paziente.  In blu viene 
rappresentato il profilo della differenza di dose trasversale, in rosso quello coronale e in verde 
quello sagittale. 
Successivamente è stato analizzato l’andamento delle curve DVH, calcolate utilizzando 
i due diversi algoritmi di calcolo, per poter trovare una correlazione della differenza di 
dose trovata lungo i profili e quella negli istogrammi DVH. 
In figura 17 viene mostrato l’istogramma  DVH (per le varie strutture) calcolato per la 
stessa frazione, di cui sono stati presentati i profili precedenti. In particolare le curve 
con linea continua sono state calcolate da Dosimetry Check, quelle tratteggiate invece 
sono state calcolate dal TPS.  
Stimando i valori della dose corrispondente al 95% del volume PTV è stato trovato una 
differenza di dose del -300 cGy rispetto a quella calcolata dal TPS, ossia il 12% in meno 
rispetto alla dose che si vuole erogare, pari a 2500 cGy. Quindi in questo caso una 
differenza di dose, trovata dal analisi dei profili di dose del (-18 ÷ -16) % rispetto a 
quello calcolato dal TPS ci porta ad una erogazione del 12 % in meno al volume che si 
vuole trattare. Siccome nella pratica clinica il range della differenza di dose è del ± 5%, 
possiamo dire che in questo si è fuori dai limiti accettabili. Nelle frazioni successive, lo 
stesso paziente presenta una differenza minima della dose, sia considerando i profili 
che le curve DVH. 
Quindi le differenze trovate in questa frazione possono essere dovute ad un mal 
posizionamento, oppure ad un trasferimento errato delle immagini utilizzate per 
effettuare l’analisi. Ma si ritiene importante l’esempio dell’analisi di questa frazione in 
quanto ci dimostra che una differenza del 16 % di uno dei profili ci comporta una 
differenza nell’erogazione della dose del 12 %. 
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Figura 17 Istogramma DVH del trattamento con differenza maggiore nei profili, trovato 
durante il nostro studio. 
Da notare che in tutte le frazioni di questo paziente c’è sempre una sottostima della 
dose misurata nella direzione sagitale, si suppone sia causata dalla presenza del 
cuscino di posizionamento (belly board), il quale non viene dato come struttura al 
Dosimetry Check e neanche al Planning. Quindi si ha un’attenuazione del fascio da 
parte del belly board, la quale non viene considerato dal software e quindi lungo quella 
direzione si ha una sottostima della dose. Si propone per lavori futuri di considerare di 
includere il belly board nel volume del body del paziente ed effettuare altre analisi per 
capire se questa sottovalutazione della dose sia dovuto a questo. 
 
 
Figura 18 Curve DVH di una verifica in aria (pre-trattamento). 
 
Quindi Dosimetry Check può essere utilizzato anche per valutare l’impatto che hanno 
le strutture utilizzate per il posizionamento dei pazienti nella dose erogata agli stessi. 
Dai risultati dell’analisi, mostrati nella tabella riassuntiva, possiamo concludere che si 
ha una copertura ragionevole del target PTV nel caso in cui la differenza di dose dei 
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profili calcolati dal TPS e quelle calcolate dal DC, in tutte e tre le direzioni (x,y e z) sia 
inferiore o pari al 10%. Questo risultato è stato ottenuto da un primo studio effettuato 
nel nostro centro e non è stata presa in considerazione il fatto che in alcuni casi, come 
mostrato in figura 18 e 19, la parte finale delle curve DVH calcolate dal software DC ha 
un valore più alto di dose, rispetto a quella calcolata dal TPS. Questo fatto viene 
riscontrato anche nell’analisi gamma, come mostrato in figura 20.  
 
 
Figura 19 Curve DVH di una misura in trasmissione. Confrontando le curve del PTV in aria e in 
transit, si nota che le curve calcolate con DC scendono molto più lentamente e sono più larghe 
di quelle calcolate dal TPS. Si ritiene che ciò si dovuto alla presenza di una cavità d’aria nel PTV, 
come mostrato in fig. 18 e fig. 19. 
 
Figura 20 esempio di analisi gamma 
 
Nel nostro caso si ritiene che sia dovuto al fatto della presenza di cavità d’aria, nel 
volume considerato (come mostrato in figura 20). Infatti si è osservato che DC si 
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comporta meglio in casi di presenza di bolle d’aria nel volume rispetto al TPS, il quale 
sottostima la dose in casi di cavità d’aria dentro il volume irraggiato. 
 
 
 
Figura 21 Pprofilo di dose passante per la bolla d'aria presente nel volume PTV. 
 
In futuro potrebbe essere interessante utilizzare DC per approfondire questa 
questione, in particolar modo analizzando i pazienti che hanno delle patologie tumorali 
polmonari. 
Da tenere, inoltre in considerazione, oltre la copertura di dose del PTV, anche la dose 
erogata agli organi a rischio. Nel nostro studio le curve DVH, degli organi a rischio, 
calcolate con DC hanno lo stesso andamento di quelle a calcolate dal TPS, ma 
l’argomento non è stato approfondito ulteriormente. 
Questo primo studio utilizzando il software Dosimetry Check, per la dosimetria in vivo, 
inoltre mette in luce lacune delle problematiche della dosimetria in vivo. In primis, la 
dosimetria in vivo presuppone che il paziente sia perfettamente posizionato sul lettino 
di trattamento, per rispettare la geometria di pianificazione. Naturalmente, il 
posizionamento perfetto non esiste, e nonostante i controlli con con la CBCT, 
un’incertezza di qualche mm è inevitabile. Inoltre le immagini acquisite con la CBCT 
presentano una qualità inferiore rispetto a quelle acquisite con la  CT di centraggio, 
questa comporta un’ulteriore difficoltà in fase di centratura nel riconoscere la 
posizione esatta degli OAR rispetto al target. 
Un altro aspetto importante è il movimento degli organi, che può influire nella 
differenza di dose intrafrazione. 
Un ulteriore aspetto da considerare sono le possibili variazioni anatomiche del 
paziente, in particolar modo nel distretto testa-collo. Queste variazioni possono 
manifestarsi sia tra la pianificazione e l’inizio della terapia, sia durante il percorso 
terapeutico. Nel primo caso si può intervenire, prima dell’inizio del trattamento, ad 
esempio acquisendo una nuova CT di centraggio e conseguente ripianificazione del 
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trattamento. Nel caso di variazioni anatomiche interfrazione si ha una situazione più 
complessa e bisogna fare delle valutazioni dosimetriche. Il software Dosimetry Check 
può essere d’aiuto in questo e anche questo argomento può essere interessante da 
studiare. 
Per quanto riguarda i limiti dell’applicazione del software nella dosimetria in vivo non 
bisogna dimenticare che la qualità della dose ricostruita dipende dai limiti del ray-
tracing, che ha una duplice funzione: assegnare ad ogni pixel nelle immagini uno 
spessore d’acqua equivalente attraversato, col quale si riferisce ad un determinato 
kernel per la deconvoluzione, e determinare l’attenuazione primaria. Il ray-tracing 
viene eseguito sulle immagini TC del paziente, ma a partire dal segnale in trasmissione 
letto dall’EPID che contiene tutte le incertezze relative al paziente, all’acceleratore, al 
lettino o altre strutture di posizionamento del paziente. Quindi non è facile verificare 
che la dose erogata sia effettivamente quella prescritta, ma il software Dosimetry 
Check sembra uno strumento che può aiutare in questo senso, senza dimenticare che 
rimane difficile discriminare tra le varie concause che portano alla differenza di dose 
l’esatta entità di ognuna.  
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CONCLUSIONI 
 
Le tecniche di irraggiamento per trattamenti radioterapeutici diventano sempre più 
complesse e questo comporta la necessità di avere dei controlli di qualità sulle 
macchine utilizzate e sui piani di trattamento da erogare. Nelle più recenti 
pubblicazioni (Mijnheer, 2013) si raccomanda di verificare tutti i trattamenti, in 
particolare quelli pianificati con tecniche complesse come la IMRT e VMAT, 
effettuando delle misure di dose in vivo durante il trattamento, preceduto da un 
controllo pre-trattamento. La risposta a queste raccomandazioni può essere 
l’implementazione nella routine clinica della dosimetria basata sull’EPID, specialmente 
quella in trasmissione. La dosimetria in vivo basata sul portale digitale EPID, ha diversi 
vantaggi (Gimeno, 2014) . In primis, è un metodo non invasivo e può essere utilizzato 
in ogni frazione erogata nei trattamenti IMRT e VMAT per la misura della dose in vivo. 
Inoltre, con la dosimetria in vivo, è possibile individuare errori che non possono essere 
scoperte con le verifiche pre-trattamento. Infine, con la dosimetria in vivo si può 
studiare tutto il percorso terapeutico del paziente e stimare l’impatto dosimetrico 
delle eventuali deviazioni dalla dose pianificata per ogni frazione erogata. 
Per poter realizzare questo servono soluzioni commerciali semplici da implementare e 
che non richiedano eccessive risorse in termini di tempo e personale per un utilizzo 
quotidiano della dosimetria in vivo. Naturalmente i risultati forniti devono essere 
affidabili e accurati per garantire la buona qualità dei trattamenti. Questa soluzione 
commerciale viene offerta dal software per dosimetria in vivo, Dosimetry Check, 
basato sulla dosimetria in trasmissione.  
In questo lavoro di tesi è stato effettuato un primo studio dell’utilizzo del software 
nella nostra struttura ospedaliera. In primis si è effettuato un preliminare studio delle 
caratteristiche dell’a-Si EPID integrato nell’acceleratore lineare che viene utilizzato per 
il trattamento dei pazienti. I risultati ottenuti, che non vengono presentati in questo 
lavoro di tesi, confermano la sua idoneità per un utilizzo a scopi dosimetrici sia per 
trattamenti pianificati con tecnica IMRT, che VMAT.  
Dosimetry Check è stato implementato con successo nel nostro centro, anche se si 
hanno avuto difficoltà nel implementare dentro il software il lettino dell’acceleratore. 
Infatti esso presenta una struttura di densità disomogenea che bisogna tener conto 
nelle varie configurazioni durante i trattamenti radioterapeutici. Le misure di 
commissioning del software, quindi la generazione dei kernel, sono state effettuate 
posizionando la vasca d’acqua nella parte centrale del lettino, che ha una 
composizione diversa da quella esterna. Bisogna tener conto di questo fatto durante 
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l’analisi dosimetrica, sia in transit che in aria, dei vari distretti trattati del paziente 
posizionato sul lettino. 
In questo lavoro sono stati analizzati trattamenti VMAT, sia in aria che in transit, di 8 
pazienti. Per ciascuno di loro sono state acquisite in transit, e successivamente 
analizzate, almeno due diverse frazioni. Per quanto riguarda verifiche in aria, quindi 
pre-trattamento si può affermare che Dosimetry Check dà dei risultati buoni e 
comporta, il vantaggio di svincolarsi da fantocci dedicati ai controlli di qualità (QA) e 
inoltre fornisce informazioni sulla distribuzione di dose erogata direttamente sulle 
immagini CT del paziente. Nel nostro caso le verifiche in aria di un paziente hanno 
evidenziato i limiti del calcolo di dose del TPS in caso di una cavità d’aria.  
In questo primo studio si è stimato un primo range di accettabilità della dosimetria in 
vivo nella pratica clinica. Il valore minimo di differenza nei profili di dose è stato 
trovato analizzando le misure effettuate in aria (le verifiche pre-trattamento) e nel 
nostro caso la differenza più frequente è stata del 3-5 %. Quindi nelle misure di dose in 
trasmissione ci si aspetta di avere una differenza dei profili di dose maggiore di questo 
valore. I risultati ottenuti dalle analisi delle acquisizioni in trasmissione sono risultati 
dipendenti dal distretto considerato. Nel nostro caso la differenza è minore quando 
viene considerato il distretto dell’addome; questo può dipendere anche dal fatto che i 
kernel di deconvoluzione è stato implementato utilizzando la parte del lettino che 
viene utilizzato durante questi trattamenti. Per questo distretto, si è notato inoltre che 
lungo la direzione sagitale del paziente  si ha una differenza maggiore dei profili di 
dose, calcolati dal DC e dal TPS, rispetto alle altre direzioni; questo può essere dovuto 
al fatto che nelle immagini TC non viene considerata la belly board su cui vengono 
posizionati i pazienti. Quindi si potrebbe fare uno studio a riguardo per poter meglio 
caratterizzare il lettino di trattamento e le varie strutture che vengono utilizzate 
durante le sedute di trattamento dei pazienti. Confrontando i risultati ottenuti dai 
profili di dose, con le differenze che si trovano nell’istogramma DVH, si è arrivato alla 
conclusione che un differenza massima del 10 % nei profili può essere accettabile, ma 
questo è un primo risultato che può essere migliorato effettuando dei vari studi futuri. 
Per quanto riguarda le verifiche durante il trattamento, quindi in trasmissione, sono 
necessarie ulteriori studi per interpretare meglio i risultati ottenuti, tenendo conto di 
tutte le incertezze presenti durante la procedura di trattamento: errori di setup, 
variazioni anatomiche, processo della costruzione della dose, ecc.  
Per i pazienti sottoposti a ipofrazionamento (1-5 frazioni) un ulteriore futuro studio 
potrebbe essere quello di eseguire un verifica della dose assorbita, mediante 
dosimetria in trasmissione, per tutte le frazioni del trattamento per migliorare la 
conoscenza della dose somministrata sia al volume target che agli organi a rischio, che 
potrebbe portare alla costruzione di nuovi modelli predittivi di tossicità. 
 
 
 
43 
 
 
BIBLIOGRAFIA 
RIFERIMENTI 
Bertholet, J. (2013). http://lphe.epfl.ch/~bay/Thesis-Bertholet.pdf. Tratto da 
http://lphe.epfl.ch/~bay/Thesis-Bertholet.pdf 
E.B. Podgorsak, I. (2005). RADIATION ONCOLOGY PHYSICS:A HANDBOOK FOR TEACHERS AND 
STUDENTS.  
Gimeno, J. P.-C. (2014). Commissioning and initial experience with a commercial software for 
in vivo volumetric dosimetry. Physica Medica, 30(8), 954-959. 
Greer, P. B. (2003). Dosimetric properties of an amorphous silicon electronic portal imaging 
device for verification of dynamic intensity modulated radiation therapy. Medical 
physics, 30(7), 1618-1627. 
Herman, M. G. (2005). Clinical use of electronic portal imaging. Seminars in radiation oncology 
, Vol. 15, No. 3, pp. 157-167. 
Hurkmans, C. W. (2001). Set-up verification using portal imaging; review of current clinical 
practice. Radiotherapy and oncology, 58(2), 105-120. 
Mans, A. R.-R. (2010). 3D Dosimetric verification of volumetric-modulated arc therapy by 
portal dosimetry. Radiotherapy and oncology, 94(2), 181-187. 
Mijnheer, B. B. (2013). In vivo dosimetry in external beam radiotherapy. Medical physics, 40(7), 
070903. 
Palma, D. A. (2010). New developments in arc radiation therapy: a review. elsevier,Cancer 
treatment reviews, 393-399. 
Prescribing, I. C. R. U. . (1999). Recording and reporting photon beam therapy (supplement to 
ICRU Report 50), ICRU report, 62.  
Renner, W. D. (2005). A method for deconvolution of integrated electronic portal images to 
obtain fluence for dose reconstruction. Journal of applied clinical medical physics, 6(4). 
Renner, W. D. (2005). US Brevetto n. US 6853702 B2.  
Renner, W. D. (2007). 3D dose reconstruction to insure correct external beam treatment of 
patients. Medical Dosimetry, 32(3), 157-165. 
Renner, W. D. (2013). US Brevetto n. US 8351572 B1.  
Stroom, J. C. (2002). Geometrical uncertainties, radiotherapy planning margins, and the ICRU-
62 report. Radiotherapy and oncology, 64(1), 75-83. 
44 
 
TEMA Sinergie S.p.A. (2015). Relazione tecnica 151345A/P12.  
van Elmpt, W. M. (2008). A literature review of electronic portal imaging for radiotherapy 
dosimetry. Radiotherapy and Oncology, 88(3), 289-309. 
Van Herk, M. (2004). Errors and margins in radiotherapy. Seminars in radiation oncology , Vol. 
14, No. 1, pp. 52-64. 
Varian. (2006). 
http://www.behestandarman.com/varian%20products/Portal%20Image/PortalVision_
aS500-II_2600A.pdf. Tratto da http://www.behestandarman.com: 
http://www.behestandarman.com/varian%20products/Portal%20Image/PortalVision_
aS500-II_2600A.pdf 
 
 
 
 
